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1. 緒言 
 近年，自動車運転の安全性を向上させる技術開発が盛
んである．その技術の一つとして，ASV(Advanced Safety 
Vehicle)というものがある．ASV とは衝突被害軽減ブレー
キや車両逸脱警報装置などが備えられている自動車のこ
とを指し，自動車の性能を向上させ，運転支援を施そう
と試みたものである．この様な技術の発展により，自動
車や道に起因する交通事故は減少傾向にある．一方，漫
然運転や居眠り運転を含むヒューマンエラーが原因とな
る交通事故は増加している．そのため，ドライバーの生
体情報をセンシングし，無意識下で自身の眠気，緊張，
疲労具合を推定し，警告する技術が必要となる．そこで，
本研究では，運転時の生体計測に求められる無意識，無
拘束，無侵襲での計測を実現するべく衣類を電極と皮膚
の間に介した状態で心電図の検出を行い，眠気を計測す
る． 
 
2. 眠気の計測手法 
眠気の状態とは，大きく分けると以下に示す3つの状
態が考えられる[1]． 
① 身体が眠気に向かう信号を出しておらず，眠気を感
じない状態 
② 身体が眠気に向かう信号を出していても，まだ眠気
が感じられない状態 
③ 身体が眠気に向かう信号を出しており，眠気を感じ
る状態 
①の状態については，ドライバーは眠気に向かって
いないため考慮しない．一方，②と③の状態については
ドライバーが眠気に向かう状態である．しかし③の状態
については，すでにドライバーが自分自身で眠気を感じ
ている状態であるため，眠気の状態を伝達してもあまり
効果がない状態であると考えられる．そこで本研究では
②の状態をセンシングすることを眠気予測と定義する． 
3. 容量結合型電極を用いた計測システム 
3.1 計測原理 
本研究では電極-布-体表面間の結合を介し，心臓に伴
う電位変化の交流成分を導出する[2]．電極部の等価回路
を Fig.1 に示す．結合部の静電容量を C[F]，抵抗値をR[Ω]
とすると結合部のインピーダンス Z は対象信号の周波数
を f[Hz]とし， 
Z =
𝑅
√1 + (2𝜋𝑓𝐶𝑅)2
 (3.1) 
で与えられる．乾燥時，布の絶縁性が高いことから抵抗
値Rを無限大とすると結合部は容量結合を形成している
とみなせ，この時のインピーダンス Zは以下の式となる． 
Z =
1
2𝜋𝑓𝐶
 (3.2) 
 
Fig.1 電極等価回路 
 
 
Fig.2 容量結合型電極 
結合部の静電容量を通じて生体交流信号を導出するこ
とができる．このことから，布に導電性がなくても生体
交流信号を導出することが可能であり，電極と生体の間
に布を介しても問題はない．ここで，結合部の面積を
S[㎡]，布の厚みを d[m]，布の誘電率を ε[F/m]とす 
ると静電容量 Cは 
C = ε
𝑆
𝑑
 (3.3) 
と与えられ， 
Z =
1
2𝜋
∙
𝑑
𝑓𝜀𝑆
 (3.4) 
が得られる．したがって，布の厚みが薄く，結合面積が
広いほどインピーダンスは小さくなる．ただし，布の誘
電率は通常のコンデンサに比べ非常に小さいため，現実
的な電極面積と布の厚さを考慮すると，心電図の周波数
帯での結合部のリアクタンスが 100[MΩ]～10[GΩ]に達
する．そこで，センサ回路の初段の入力インピーダンス
を 10[GΩ]にすることで結合部のインピーダンスによる
電圧損失を抑え，S/N を維持する． 
 
3.2 電極部 
電極として市販の導電性布（材質：ニッケル）を帯電
防止クリアファイル（STAT-3SF）に張り付けた．これに
より取り除きにくい静電気を取り除くことができる．ま
た，自動車の運転操作時に起こる体動を考慮し，電極を
帯状にし，Fig.2 のように配置した．背もたれの電極位置
を乗車時に圧力が掛かる腰部に定め，アース電極を座面
の腿部に張り付けた．容量結合型電極での心電図検出は
アースの取り方が重要であり，身体の中で重ね着の影響
が少なく，シートに接する部位である腿をアースにする
ことが効果的であると考えた．背もたれの電極のサイズ
はそれぞれ縦が 25[cm]，横が 4.5[cm]．座面部の電極の
サイズは縦が 30[cm]，横が 6[cm]と選定した．  
 
3.3 回路部 
 回路部は，Fig.3に示すように，バッファ，計装アン
プ，ノッチフィルター，ボルテージフォロワ，反転増幅
器2つから構成されている．また，回路全体に供給する
電源電圧は6[V]で単3型乾電池4本を直列につないだもの
を利用する．  
  
Fig.3 回路構成 
 
 
Fig.4 周波数－利得特性 
 
回路初段のバッファでインピーダンス変換を行う．バ
ッファは公称1[TΩ]のインピーダンスを持つ演算増幅器
を用いて製作した．バッファの後段に計装アンプを導入
し，同相成分を抑制し逆相成分を増幅する．更に，商用
電源に起因するハムノイズを低減するためにノッチフィ
ルターを作製し，帯域除去周波数を50[Hz]とした．これ
は室内での計測も視野に入れ，取り入れた．この後段に
はボルテージフォロワと反転増幅器を2段製作してお
り，ボルテージフォロワにて前段と後段の干渉を断ち，
反転増幅器2段で対象信号の増幅を行っている． 
回路全体の増幅度は計装アンプで 13 倍，反転増幅器 2
つで 100 倍とし，回路全体で 1300 倍とした．また，生
体信号の周波数帯域は 10[Hz]以下の低周波数であるた
め，23[Hz]のローパスフィルタを回路の最後に組み込ん
だ．周波数―利得特性を Fig.4 に示す． 
 
3.4 出力部 
出力部では，回路部から出力される生体信号を
Arduino で受信する．受信した信号をArduino で A/D 変
換を行い，PC へ送信する．PC では，Arduino から送信さ
れる信号を受信し，心拍数の算出及び眠気予測を行い，
心電図波形及び心拍数を PC モニタ上に提示する．  
3.4.1 心拍数を提示するためのアルゴリズム  
回路部より出力される生体信号を，Arduino側で10 
[ms]の精度でサンプリングする．その後PC側で，サン
プリングしたデータを3[s]分収集し，そのデータ群を波
形としてPCモニタ上に提示する．眠気計測には心拍数
変動を求める必要があるため，RRI(R-R Interval)を出力
信号の100[ms]分の観測区間を1フレームとする．
Arduino側で1[ms]の精度で1フレームにおける最大値と
その位置をサンプリングする．その後，PC側で最新の
13フレームに着目して，その中央のフレームがその他
のフレームの値よりも大きいとき，その位置をR波の位
置T[n]とする．その後，T[n]と，T[n]よりひとつ前のR
波の位置T[n-1]について差をとることにより，RRIは 
RRI = T[n] − T[n − 1] (3.5) 
と求めることができる．このRRIを(3.6)式に代入するこ
とで，心拍数が割り出される． 
HR =
60×103
RRI
 (3.6) 
   
3.4.2 眠気推定アルゴリズム 
眠気予測を実現するためにはヒヤリハットや自動車の
振動などによるノイズを除去し，正確な心拍数を取得し
なければならない．そこで，計測した心拍数があらかじ
め決められた範囲内に存在するかを確認するための心拍
範囲フィルターを用いる．最大心拍数をHRmax，最小
心拍数をHRmin，計測した心拍数をHRiとした場合， 
HRmin＜HRi＜HRmax 
の条件を満たす HRi のみを計測することができる．この
フィルターを用いることにより，車の振動により混じる
ノイズを除去することができる． 
 そして，心拍数を算出するために必要なR波は心室の
興奮を表す波であり，心拍数を計測することのできる時
間は不規則なため，心拍数計測の時間には周期性がな
い．これは信号処理を行う上で非常に都合が悪いため，
心拍数データを一定周期のデータに変換するためにスプ
ライン補間を用いる． 
 更に，平均フィルターを用いることにより，スプライ
ン補間で1秒間隔に変換された心拍数データを60秒間隔
で平均化し，ヒヤリハットの影響等を除去している． 
上述した範囲フィルター，スプライン補間，平均フィル 
 
Fig.5 健常者の心拍数分布 
 
ターの 3 つのフィルターを通すことにより，正確な心拍
数を取得することが可能である．ここで得られた心拍数
HR を用い，眠気度の算出を行う． 
一般的な心拍数を考えると，健康な人であればFig.5
に示すような正規分布を取ることが報告されている．こ
れらから，Fig.5に示されている平均心拍数を基準心拍
数HRSTANDとし，(3.7)式を用いて，生理学的眠気Spを
評価する．更に，眠気の感度を決めるゲインGは個人ご
とに設定する必要がある． 
𝑆𝑝 = 𝐺 ∗ 𝑚𝑎𝑥 (𝐻𝑅𝑆𝑇𝐴𝑁𝐷 − 𝐻𝑅) (3.7) 
 
4. 実験及び結果 
4.1眠気計測システム性能評価 
普段着を2枚着用した健常成人男性1名を対象に，容
量結合型電極を用い，心電図計測を行う．そして，RRI
から割り出される心拍数変動を解析し，眠気の推定を行
う．測定環境は通常のPCや各種機器が可動している一
室で，椅子を用意し，背もたれには容量結合型電極を配
置した．本実験では，このシステムを用い，睡眠に陥っ
た時間を含め，30分間安静にした時の心拍数変動から
生理学的眠気を解析する． 
また，自覚している眠気である主観的眠気を評価するた
めに，Visual Analogue Scale(VAS)を用い，1 分間ごとに
評価した．VAS の例を Fig.6 に示す． 
 
Fig.6 Visual Analogue Scale(VAS) 
Fig.7 に実験結果を示しているが，主観的眠気に関して，
睡眠状態であった約 5 分間は空白としている．そして，
生理学的眠気の変異を 60[s]で平均化した結果を同図に
示し，生理学的眠気と主観的眠気の変異の相関係数は
0.75 であった．これら両指標には高い相関があり，睡眠
状態の約 5 分間においても，生理学的眠気が最も高く表
れていることから眠気を推定することができているとい
える．  
 
4.2 走行実験 
普段着を 2 枚着用した健常成人男性 1 名を対象に，
カーオーディオを切り，私語をしない状態で，容量結合
型心電図計を用い，交差点右左折を含む一般道路(40～
60km/h)走行時の心電図計測を 5 回行う．それに加
え，走行終了後，閉眼状態で 30 分間安静にしている際
の心電図計測も行う．Table.1 に走行時の生理学的眠気
と主観的眠気の相関関係を示す． 
 すべての測定において，走行時の生理学的眠気と主観
的眠気に相関があった．つまり，本システムを用いるこ
とで，走行時の眠気を計測することが可能である．ま
た，Fig.8 に実験結果を示しているが，安静時の 4500[s]
以降，被験者が睡眠状態であったことに対し，生理学的
眠気も上昇している．以上のように，眠気の傾向を実験
終了後に確認することは可能であるが，リアルタイムで
の測定は実現されていない．生理学的眠気を評価するた
めに必要となる個人パラメータを最適化することでリア
ルタイム眠気計測は可能となると考えられる． 
 
5. まとめ 
安全・安心な自動車社会の実現に向けた，次世代の自
動車運転支援技術である容量結合型電極を用いた心電計
から眠気計測が可能であることを示した．しかし，日
時，気温などを含む環境の変化で生理情報は変わること
から，自動車走行中の眠気計測は現段階で実現されてい
ない． 
今後，眠気計測の精度を向上させるためには，更に生
理データを収集し，機械学習を用いて個人ごとに制御機
能を最適化する必要がある．また，ドライバーに眠気を
伝える注意喚起システムの構築も重要な課題である． 
 
 
Fig.7 生理学的眠気と主観的眠気評価(室内) 
 
Table.1 生理学的眠気と主観的眠気の相関関係 
回数 相関係数 
一回目 0.40 
二回目 0.56 
三回目 0.58 
四回目 0.83 
五回目 0.67 
 
 
Fig.8 生理学的眠気と主観的眠気評価(走行実験) 
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